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血管の種類 場所 血圧 
毛細血管 真皮 30mmHg 以下 
静脈 皮下組織 10mmHg 以下 
動脈 皮下組織 150mmHg 以下 
Table.2-2 血管の場所と血圧 
 





れており、また皮膚表面から浅い所にあるので、Table.2-2 より、動脈血圧の 150mmHg 以
上の圧を皮膚に印加すると、圧を印加されていない血管系への血液の流出が起こる。これ
は、実際に皮膚を指などで押し、皮膚の色が変わることからも明らかである。そこで、皮











































































































































 電圧 V―＞血管内圧 P 
  電流 I－＞血流量 S 
 
１）動脈系（流れの変化が遅い場合） 










=   









=            （2-2） 
血管系のキャパシタンス（血管内に蓄えられる血
液量） 
Fig.2-6 動脈モデル       
3 22 (1 )RC
Eh
pi σ−
=         （2-3） 
 ここで、 
  ρ  ： 血液の質量   Ｒ ： 血管の内径 
µ  ： 血液の粘性率  Ｅ ： 血管壁のヤング率 




































   Fig.2-8（ａ）毛細血管形モデル 1 
 
Fig.2-8（ｂ） 毛細血管系モデル 2 
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=   
                    （2-5） 
である。 
 ここで、毛細血管に蓄えられている血液量 Q は、血管半径 R を用いて 
2 3[ ]
m







8 mn lR Q
pi µ
=                          （2-7） 
 
ここで、血流抵抗は血液粘性 µ  に比例すること、また血流抵抗自体は血管中に蓄えら
れている総血流量に依存して変化していくことに注意する必要がある。つまり、血管に一
定の外圧を加え、内部の血液が静脈系に流出していく場合を考えると、時間と共に減少す



































































P PI Q m s
R n lpi µ
 = =                   （2-8） 
ここで、
dQI dt=  を考慮すると、毛細血管系に蓄えられている血液量 Q が満たす微分
方程式として（2-9）式を得る。 
 
毛細血管中の血流量 Q が圧印加後に満たすべき微分方程式 
2dQ Q
dt
α= −                         （2-9） 
ただし、 






n l m Pa s m s
α
pi µ
= =             （2-10） 
 






























まず両辺を Q2 で除算し、Q の微分を Q’ とすると、 
2
'Q







                             （2-12） 
より、 
 























R B T TI K A A I=                           （2-14） 
 
ここで、AB 、AT はそれぞれ、血液中での光の減衰と組織中での光の減衰である。また 
























                        （2-17） 
を得る。 
 Q およびそのとき観測される受光強度 IR を示す。 
 
Fig.2-12 微分方程式の解（血液量 Q と受光強度 IR） 
 
 ここで α が関数形を決めるパラメータになるが、この α は式（2-10）より血液粘性
の逆数に比例し、このことから α を実験データから推定することにより血液粘性の評価























Graph.2-2 血液量 Q の時間変化による推移 
 
 ここで α の物理的意味を議論する。 















① 血液の粘性 μ 
    粘性 μ が大きく血液の流動性が失われると α は小さくなる。 
    一方、粘性が小さいほど（つまり血液の流動性が高いほど）α は大きく
なる。 
 
② n および lm 
    いま毛細血管の圧印加前の総容量（総血液量）を Q0 とすれば、 
2
0 I mQ R nlpi=                   （2-18） 










=                    （2-19） 





    ③ 印加圧力 Pa 
        印加圧力が大きくなると α が大きくなる。 Pa の影響を除くには、常
に 
        一定圧力を加えるか、α の代わりに Pa で正規化した値、 
/N aPα α=                   （2-20） 














































   また、この光路は毛細血管の血液の有無によらず常に一定であると考える。 
  Lambert-Beer 則によれば、血液中のヘモグロビン（酸化、還元ヘモグロビンの混合
物）による減衰は、 
( )expBA cε= − l                     （2-21） 
  で与えられる。 
   ここで、ε ：光の波長によるヘモグロビンの吸光係数（単位：1/mm） 
      c：組織中のヘモグロビン濃度（割合であり 0 ~ 1 の値をとる無次元量） 
② 生体組織での光の減衰を AT とする。 
   この減衰には、組織の減衰のほか、圧を充分長い時間印加した後でも組織中に残存
している血液成分による減衰も含まれる。 
 
  ③ 検出器の検出効率を K とする。 
















0 exp( )rB T DI K I A c Iε= − +l              （2-22） 
      ここで ID は Fig.4-1 に示すように、光源―検出器間の直接伝播光 




0rT T DI K I A I= +                   （2-23） 
と表すことができる。直接光 ID が測定できるとすると、これを式（2-22）、式（2-23）
式から減算した値は、 
( )0 exprB rB D TI I I K I A cε′ = − = − l           （2-24） 
0rT rT D TI I I K I A′ = − =                 （2-25） 
 
式（2-24）、式（2-25）式の対数をとると、 
 ( ) ( )0ln lnrB TI K I A cε′ = − l                       （2-26） 
( ) ( )0ln lnrT TI K I A′ =                           （2-27） 
よって、 







′ ′= − =  
′ 
l                     （2-28） 
これより、等価光路長 l、ヘモグロビンの吸光係数 ε  を既知として、ヘモグロビン





































圧印加開始時刻 t = ttでの検出器出力（受光強度）は、直接伝播光 ID を無視すると式（2-22）
より 
0 exp( )ε= − lrBt T tI K I A c                  （2-30） 
となる。ここで ct は時刻 tt でのヘモグロビン濃度とする。 
一方、 
0rT TI KI A=                           （2-31） 
である。これより、 
    




I                      （2-32） 
となり、これより、任意の時刻におけるヘモグロビン濃度 ct は以下のようになる。 
 



















t1 :  加圧開始時間













                           （2-34） 
 
ここで、ε：吸光係数 ( 1/mm ) 
l：光路長 ( mm ) 
I0：無限時間後の受光強度 I1：加圧直前における受光強度 
 















































































































1. 皮膚は表皮と真皮からなり、表皮の厚みは 0.2ｍｍ 程度、表皮＋真皮の厚みは 1.5ｍｍ
程度 
2. 表皮は表面から、角質層、顆粒層、有刺層、基底層からなる。 

















3-2．表皮‐真皮 3 層皮膚モデル 
 




db、吸光係数μ2 ）、毛細血管を含まない真皮（吸光係数μ2）の 3 層から構成されている
と考える。また毛細血管中のヘモグロビンの吸光係数を c ＊μb（ここで c はヘモグロビ
ンの組織中での体積濃度、μb はヘモグロビンの吸光係数）とする。さらに LED から放射
された光は生体内の点 Ｐ で散乱され、光センサーで受光されるものとする。Fig.3-2 に示
すように、この系では LED－光センサーは生体表面に対して高さ ds に置かれ、その間に


































               Fig.3-2 皮膚の光伝播モデル 
 29
このとき点 P が毛細血管を含まない真皮部にあるときの受光強度 IR は、毛細血管中に
血液が存在するとき Lambert-beer 則より、 
( ) ( ) ( ) ( )( )( )
, 1 1 2 2 2 1,0 2,0exp exp exp exp 1/ 1/R B T R c b b bI KR R S c lµ µ µ µ= − − − −l l l l l  
                                     （3-1） 
また毛細血管の血液が加圧により流出したときには、 
( ) ( ) ( )( )( )
, 1 1 2 2 2 1,0 2,0exp exp exp 1/ 1/R B T R c bI KR R S lµ µ µ= − − −l l l l  
                                   （3-2） 
ここで、 
1l ：表皮層の往復での光路長（往路を 1,1l 、復路を 2,1l とすれば、 1 1,1 2,1= +l l l ） 
bl ：毛細血管を含む真皮層の往復での光路長（往路を 1,bl 、復路を 2,bl とすれば、
1, 2,b b b= +l l l ） 
2l ：毛細血管を含まない真皮層の往復での光路長（往路を 1,2l 、復路を 2,2l とすれば、
2 1,2 2,2= +l l l ） 







wd z x = + + + 
 







wd z x = + + − 
 
























































l l                       （3-10） 
 




d zR θ += =
l




d zR θ += =
l
                        （3-12） 
で与えられる。 
 
 また(1)、(2)式中の K は受光素子の感度、Sc は生体組織の散乱係数（ただし、表皮組織
































光路長は、ヘモグロビンを含む真皮層の厚みを dbとするとき、ほぼ 2db と近似できる。 
 













































































ここで、Q0 は t=0 における初期血液量、α は粘性の逆数相当でサラサラ度の程度（この
値が大きいとサラサラになる）を示すパラメータである。Fig.4-1 にヘモグロビン濃度時間








































1 1 ln 1
1
Qdt Q dt Q tQ t αα α= = ++∫ ∫              （4-3） 
 








= +∫                     （4-4） 
 
ここで、面積積分を初期ヘモグロビン量 Q0 に対して K 倍（ K < 1 ）、つまり Q=KQ0 

























1 1 1 1ln 1 ln ln
T
t

















= − ∫                        （4-7） 
 















= = − ∫                     （4-8） 
で与えられる。 
ここで、時刻 T1 のときの血液量を Q1 とすれば、時刻 T2 は Q2=KQ1（ K < 1 ）とな
るような時刻である。 
































以前の解析法 BVA の解析値は粘性パラメータ μ に対し、一般に非線形な関係にあり、
粘性が高くなるにつれ BVA の解析値は頭打ちとなり、高い粘性値を示す人のパラメータ
推定の精度が悪くなる問題があった。 
そこで、今回提案した血液粘性パラメータ（以下「 VP 」という。）では、以前の解析法 











＜ シミュレーション条件 ＞ 









                        （4-10） 
  ただし粘性 μ は、 
1µ
α
=                             （4-11） 
  で与えられる。 
 
２．K の値の設定する。 
K の値を 0.5 とする。 
つまり、Q2=0.5Q1 となり、Q2 は Q1 の半分のヘモグロビン量ということを表す。 
 
３．血液量が 0 の時（無限時間後）の受光強度を求める。 
得られる受光強度から経験的に無限時間後の受光強度を以下のように推定を行う。 
 




10I ：加圧開始から 10 秒後の受光強度 
5I ：加圧開始から 5 秒後の受光強度 
 
 γ を 0.5、1.0、1.5、2.0 と変化させたときの粘性パラメータ推定値( VP )のシミュレー








































































































































































































Fig.4-2 (a)~Fig.4-2 (d) を比較すると、Fig.4-2 (c) が与えた粘性 μ に対して、最も線形
性があることが確認できる。よって人の循環系が電気回路モデルに近似できるとすると、
推定受光強度係数は 1.5 が最適だと考えられる。以前の解析法 BVA と血液粘性パラメー
タ VP との比較図を Fig.4-3 (a)、Fig4-3 (b) に示す。 


























































































血液粘性パラメータ VP は 4-1 で記したように、時刻 T1 のときの血液量を Q1 とすれ





解析の 2 つを提唱し、それぞれのパラメータ名を『 VP0.5 』、『 VP0.2 』とした。 
 
１．VP0.5（ヘモグロビン濃度積分区間 0.5% ~ 0.25%） 
２．VP0.2（ヘモグロビン濃度積分区間 0.2% ~ 0.15%） 
 







































































事象 ３、事象 ４ は、疾病や体温変化により、毛細血管の萎縮、閉鎖が起こり、血管抵
抗が変化するとき起こると考えられる。第 2 章で述べたように、血管抵抗は血管の内径の 
4 乗に反比例する。 
 














































































































































































取り込む。マイコンボードで AD 変換を行ない、LAN ケーブル を介してデータを PC に
取り込む。PC にて得られたデータを用いて血液パラメータを算出する。 
 




















6-1. FMD 測定の概要、測定法 
従来知られている FMD 検査の概要及び臨床意義について記す。 



















































































② 座位安静状態で血液流出―再還流測定を繰り返し行う（Control 実験）。 



























































































































































































  加圧(252mmHg)によっても流出しない血液量に関係 
 ΔQp1：弱加圧開始後 1 心拍目における再還流ヘモグロビン相当値[%mm] 
  最初の拍動での血液流入量に関係 
 Qp3：弱加圧開始後 3 心拍目における最大ヘモグロビン相当値[%mm] 
  外部圧力(69mmHg)が加わっている時の平衡血液量に関係 
 ΔQpE：弱加圧最終心拍目におけるヘモグロビンの変化量相当値[%mm] 













































既存のプレチスモグラフィに Endo-PAT2000 というものがある。 
Endo-PAT200 とは、イスラエルの Itamar medical 社が制作したものであり、両手の人差し指にプロ
ーブを取りつけ、右腕上腕部をカフにより圧迫し、血管の拡張をみるものである(RHI 値として表示)。 




 Endo-PAT を両指の中指に装着し(本来、人差し指に装着するが CFI は人差し指でなければならない
ため、中指に装着した)、CFI 装置で測定を行った。 
 なお、本来 CFI 測定では、人差し指から血液変動を、中指から指の温度を測定していたが、今回中指
に Endo-PAT が装着されているため、温度の測定は行っていない。 
被験者は 50 代男性 1 人、20 代男性 1 人の計 2 人である。 
 
1. CFI 装置において、10 秒加圧測定と血液流出-再還流測定のコントロール実験(基となる安静時の実
験)を行う。 
2. Endo-PAT において、安静時での測定を 5 分間行う。 
3. 駆血を行い、CFI と Endo-PAT の同時計測を開始する。 



































Fig6-2-2(a) 被験者 A [50 代男性(M)] Endo-PAT 波形 































 CFI と Endo-PAT の比較 
CFI、Endo-PAT は共、血管の拍動信号と密接な関係にあるため、呼吸やその他の要素により波形が乱

























Fig6-2-3 Endo-PAT50 グラフ(50 秒移動平均) 
Endo-PAT のパラメータ RHI 値は以下の式から導出される。 
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今回、区間 Rb、Lb、La はほぼ安定していると考えられるので、CFI と比較する上で、Endo-PAT の波










































脈拍の振幅を見ている Endo-PAT と同様な、ΔQpE を比較対象とした。 
駆血解除後における CFI パラメータΔQpE と Endo-PAT を下に示す。 
なお、双方 50 秒移動平均を行っている。 

















Fig6-2-4(a) ΔQpE と Endo-PAT 比較 
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Fig6-2-5 Qr、ΔQp1、Qp3 の駆血解除後の応答 
 
【結論】 
Endo-PAT と、同様な部分を見ているだろうと思われる CFI パラメータであるΔQpE は、FMD 測定
時、Endo-PAT で得られる波形とほぼ同等の動きをしていることが確認され、2 人の被験者に対して高
い相関があるという結果が得られた。 














































































































HbO2 40.3 57.2 0.63 




















































=θtan       (7-3) 
よって以下の二式が立てられる。 
iiz wd θtan⋅=        (7-4) 




















































































































d     (7-9) 
 
細動脈を含む皮下組織皮膚進入深さは 1mm ほどであるため、毛細血管と細動脈を分離し
て考えるには、進入深さが 0.4～1.2 付近の 4 つの侵入深さになるような遮光板が必要にな
ると考えられるため、新光センサの遮光板は表 1 の 4 種類を使用した。 
表 1 遮光板の厚みと皮膚進入深さ 
 遮光板 1 遮光板 2 遮光板 3 遮光板 4 
厚み[mm] 0.7 1.0 1.25 1.5 





















































センサ間の距離 wd 4.184[mm] 
LED と皮膚の距離 hi 2.5[mm] 
光センサと皮膚の距離 ho 1.8[mm] 































































































































赤_d[mm] 緑_d[mm] 青_d[mm] 進 入 深 さ
[mm](計算) 
0.7 0.4 0.3 0.25 0.43 
1.0 0.7 0.6 0.5 0.66 
1.25 0.8 0.7 0.6 0.90 










































































































































































































































































 青色：  酸化ヘモグロビン 40.3[mm-1] 






































































IltC lnε       (7-12) 

































ε       (7-13) 
 
BG ll 、  ：緑色波長、青色波長の光路長[mm] 
BfGf II 、 ：緑色波長、青色波長での最終受光強度[V] 
BtGt II 、 ：緑色波長、青色波長での任意時間あたりの受光強度[V] 
Gε  ：緑色波長での吸光係数[mm-1] 





( )tBε ⇒大：血液内の酸化ヘモグロビンの割合が増加 
























Fig7-2-2(c) 10 秒加圧時の青色波長の吸光係数の動き 
 




































































































































Fig7-2-2(f) 被験者 B 赤色波長でのヘモグロビン量 
 
















































































































































































Fig7-3-2(a) 駆血解除後での緑、青色波長(20 代男性(M)) 
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